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Протезирование клапанов сердца полимерными конструкциями лепесткового типа в перспективе позво-
лит решить проблемы существующих клапанных заменителей – механических и биологических. Целью 
настоящей работы является комплексная оценка свойств гемосовместимости полимерных материалов на 
основе синтезированного методом контролируемой катионной полимеризации триблок-сополимера сти-
рола и изобутилена (SIBS) в сравнении с использующимся в клинической практике политетрафторэтиле-
ном (ePTFE). Материалы и методы. Пленки на основе SIBS изготавливали методом полива из раствора 
полимера; оценку биосовместимости in vitro проводили с использованием клеточных культур, определяя 
жизнеспособность клеток, клеточную адгезию и пролиферацию; склонность материалов к кальцификации 
определяли методом ускоренной кальцификации in vitro; оценку биосовместимости in vivo проводили путем 
подкожной имплантации образцов крысам; гемосовместимость определяли ex vivo по результатам оценки 
степени гемолиза, агрегации и адгезии тромбоцитов. Результаты. Молекулярная масса синтезированного 
полимера составила 33 000 г/моль с показателем полидисперсности 1,3. При изучении клеточной адгезии 
не выявлено достоверных отличий (p = 0,20) свойств полимера SIBS (588 кл/мм2) от свойств культураль-
ного пластика (732 кл/мм2), адгезия клеток для материала ePTFE составила 212 кл/мм2. Процент мертвых 
клеток на образцах SIBS, ePTFE составил соответственно 4,40 и 4,72% (p = 0,93), для культурального 
пластика – 1,16% (p < 0,05). Пролиферация клеток на поверхности ePTFE (0,10%) оказалась значимо ниже 
(p < 0,05) тех же параметров для SIBS и культурального пластика (62,04 и 44,00%). Результаты имплан-
тации (60 дней) показали формирование фиброзных капсул со средними толщинами 42 мкм (ePTFE) и 
58 мкм (SIBS). Содержание кальция в эксплантированных образцах составило: 0,39 мг/г (SIBS), 1,25 мг/г 
(ePTFE) и 93,79 мг/г (GA-ксеноперикард) (p < 0,05). Уровень гемолиза эритроцитов крови после контакта с 
SIBS составил 0,35%, еPTFE – 0,40%, что ниже положительного контроля (р < 0,05). Максимум агрегации 
тромбоцитов интактной обогащенной тромбоцитами плазмы крови составил 8,60%, контактировавшей 
с полимером SIBS – 18,11%, еPTFE – 22,74%. Заключение. Исследуемый полимер SIBS при сравнении 
свойств гемосовместимости не уступает ePTFE и может быть использован в качестве основы при разра-
ботке полимерного протеза клапана сердца.
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ВВедеНие
Основным способом коррекции клапанных по-
роков в настоящее время является протезирование 
клапанов сердца. При этом ключевыми требова-
ниями, предъявляемыми к данному типу изделий, 
являются эффективность функционирования, дол-
говечность без необходимости антикоагулянтной 
терапии в сочетании с возможностью имплантации 
пациентам различных возрастных групп [1, 2]. Про-
тезы клапанов сердца – механические с ригидным 
створчатым аппаратом и биологические на основе 
ксеноматериалов – используются в клинической 
практике в течение нескольких десятилетий. В то 
же время оба типа протезов имеют недостатки: 
первые – высокую тромбогенность, вторые – огра-
ниченную долговечность в результате деградации 
ксеноткани [1, 2]. Однако увеличение числа пациен-
тов молодого возраста и продолжительности жизни 
населения сегодня требуют изменения парадигмы 
технологии клапанных конструкций и связанных с 
ними материалов. Створчатый аппарат лепестково-
го типа на основе эластомерных полимеров имеет 
перспективы успешного применения в клинической 
практике и может позволить решить проблему дол-
говечности биопротезов (реоперации), исключить 
необходимость перманентного приема антикоагулян-
тов, требующихся при имплантации механических 
клапанных устройств, и обеспечить гемодинамику, 
сопоставимую с физиологичной [3]. Возможность 
проектирования створчатого аппарата с заданной 
структурой и свойствами – еще одно преимущество 
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Prosthetics of heart valves by polymer has the potential to solve the problems of existing valve device – mechanical 
and biological. Aim: to investigate of styrene-isobutylene triblock copolymer (SIBS) biocompatibility synthesized 
by the controlled cation polymerization method in comparison with the polytetrafluoroethylene (ePTFE) used in 
clinical practice. Materials and methods. SIBS-based films were prepared by casting from a polymer solution; 
a biocompatibility assessment in vitro was performed using cell cultures, determining cell viability, cell adhesion, 
and proliferation; the resistance of materials to calcification was determined by the method of calcification in 
vitro; an in vivo biocompatibility assessment was performed by subcutaneous implantation of the samples to rats; 
hemocompatibility was determined ex vivo by evaluation of the degree of hemolysis, aggregation and platelet 
adhesion. Results. The molecular weight of the synthesized polymer was 33,000 g/mol with a polydispersity 
index of 1.3. In the study of cell adhesion, there was no significant difference (p = 0.20) in the properties of the 
SIBS polymer (588 cells/mm2) from the properties of the culture plastics (732 cells/mm2), the cell adhesion for 
the ePTFE material was 212 cells/mm2. The percentage of dead cells on SIBS, ePTFE samples, respectively, was 
4.40% and 4.72% (p = 0.93), for culture plastic – 1.16% (p  < 0.05). The cell proliferation on the ePTFE surface 
(0.10%) was significantly lower (p  < 0.05) than for SIBS and culture plastics (62.04% and 44.00%). Implantati-
on results (60 days) showed the formation of fibrous capsules with average thicknesses: 42 μm (ePTFE), 58 μm 
(SIBS). The calcium content of the explanted samples was 0.39 mg/g (SIBS), 1.25 mg/g (ePTFE) and 93.79 mg/g 
(GA-xenopericardium) (p  < 0.05). The hemolysis level of blood red blood cells after contact with SIBS was 
0.35%, ePTFE 0.40%, which is below the positive control (p  < 0.05). The maximum platelet aggregation by intact 
platelet-enriched plasma was 8.60%, which was in contact with the SIBS polymer – 18.11%, and ePTFE – 22.74%. 
Conclusion. The polymer SIBS when comparing the biocompatibility properties is not inferior to ePTFE and has 
the potential for use in the development of polymeric prosthetic heart valves new generation.
Keywords:  heart  valve prosthesis,  poly(styrene‑b‑isobutylene‑b‑styrene),  polytetrafluoroethylene, 
hemocompatibility.
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изделий на основе синтетических материалов [4, 5]. 
Кроме того, биостабильные полимерные матрицы 
привлекательны для использования в тканевой ин-
женерии клапанов сердца [6].
Несмотря на значительное число работ, посвящен-
ных поиску подходящих материалов, полимерные 
клапаны по-прежнему ограниченно используются в 
клинической практике ввиду высокой степени неста-
бильности термопластичных эластомеров [7] и свя-
занных с их применением процессов тромбообразо-
вания и кальцификации [8]. По этой причине поиск 
эффективной комбинации свойств биостабильности 
и гемосовместимости представляет актуальную за-
дачу на пути отождествления полимерного клапана 
с клинической реальностью. Начиная с 1950-х годов 
были предприняты попытки использования в качест-
ве основы створчатого аппарата ряда полимеров: по-
лиуретанов [9], силиконов [10], трехмерно-сшитого 
поливинилового спирта [11], политетрафторэтилена 
(PTFE и ePTFE) [12, 5], POSS–PCU нанокомпози-
та [13], триблок-сополимеров стирола и изобутилена 
(SIBSs) [14] и др., в то же время идеального решения 
до сих пор не найдено.
Блок-сополимеры на основе стирола и изобутиле-
на представляют особый интерес ввиду их высокой 
гемосовместимости и биостабильности [15], воз-
можности регулирования свойств за счет вариации 
длины и структуры полимерных звеньев, относитель-
ной легкости процессов их обработки посредством 
экструзии или литьевого формования, а также зна-
чительному опыту использования в медицине [16]. 
Так, SIBS30 (содержание стирола 30%) производства 
Innovia является основой современных кардиохи-
рургических стентов, демонстрируя высокую био-
совместимость [17]. При этом низкие физико-меха-
нические характеристики чистого SIBS30, а также 
экспериментальные данные о процессах тромбооб-
разования [18] потребовали поиска новых модифика-
ций триблок-сополимера с целью разработки на его 
основе протеза клапана сердца лепесткового типа, в 
частности, поверхностного модифицирования и со-
здания композитов с армирующими сетями из более 
прочных полимеров [19, 20].
В настоящей статье описан процесс синтеза мо-
дельного полимера SIBS методом контролируемой 
катионной полимеризации, исследование свойств 
гемосовместимости in vitro и in vivo. Комплексный 
подход к оценке свойств гемосовместимости пред-
ставленных полимерных материалов на основе SIBS 
применяется впервые и особенно важен для адекват-
ного прогнозирования потенциала использования 
исследуемых полимеров в клапанных конструкциях.
МАтериАлЫ и МетОдЫ
Синтез полимера группы SiBS
Стабилизированный стирол («Sigma-Aldrich», 
США, >99%) обрабатывали 10% раствором КОН, 
затем промывали дистиллированной водой до ней-
тральной реакции, сушили СаСl2 и дважды перегоня-
ли над CaН2 при пониженном давлении. Хлористый 
метилен и н-гексан («Экос-1», Россия, х. ч.) обраба-
тывали концентрированной H2SO4, раствором соды, 
дистиллированной водой до нейтральной реакции, 
сушили СаСl2, дважды кипятили и перегоняли над 
CaH2. Четыреххлористый титан («Sigma-Aldrich», 
США, 99,9%) перегоняли над медной стружкой при 
пониженном давлении. Изобутилен («Sigma-Aldrich», 
США, >99%) осушали, пропуская через колонку, за-
полненную хлоридом кальция. 2,6-ди(трет-бутил)
пиридин («Sigma-Aldrich», США, 97%), дикумило-
вый спирт («Aldrich», США, 97%) использовали без 
предварительной очистки.
Полимеризацию проводили в трехгорлой колбе, 
предварительно отвакуумированной и заполнен-
ной аргоном. В колбу вносили инициатор – све-
жеприготовленный дикумилхлорид (0,095 ммоль) 
по методике Kaszas [21]. Затем растворяли в смеси 
«гексан : хлористый метилен = 3 : 2» и добавляли 
0,20 ммоль 2,6-ди(трет-бутил)пиридина, охлажда-
ли до минус 60 °С в спиртовой бане и вносили ох-
лажденный до минус 60 °С изобутилен (34 ммоль). 
Концентрация мономера составляла 1,0 М. Далее 
температуру понижали до минус 80 °С и вносили 
1,9 ммоль четыреххлористого титана (20-кратный 
избыток) для начала полимеризации.
Через 25 минут от начала полимеризации вносили 
9,2 ммоль предварительно охлажденного стирола 
(2,0 М раствор в смеси «гексан : хлористый мети-
лен = 3 : 2»). Через 50 минут от начала реакцию ос-
танавливали внесением 2 мл охлажденного метанола. 
Полученный образец дважды осаждали в 10-крат-
ный избыток охлажденного этанола. Осажденный 
образец отделяли центрифугированием, промывали 
небольшим количеством этанола и сушили в вакууме 
при 55–60 °С/2 мм рт. ст. до прекращения изменения 
массы.
Гель-проникающая хроматография
Молекулярно-массовые характеристики полу-
ченных блок-сополимеров, эффективность блоко-
образования определяли методом гель-проникающей 
хроматографии на приборе Ultimate 3000‚ снабжен-
ным предколонкой PLgel (7,5×50 мм, размер частиц 
5 мкм), колонкой PLgel MIXED-C (7,5×300 мм, раз-
мер частиц 5 мкм) с рефрактометрическим и УФ-де-
текторами (Thermo Fisher Scientific, Германия). В ка-
честве растворителя использовали тетрагидрофуран, 
скорость элюирования составила 1 мл/мин при тем-
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пературе колонки 30 °С. Значение среднечисловой 
молекулярной массы (Mn) и полидисперсности (Mw/
Mn) полимеров рассчитывали с использованием про-
граммного пакета Chromeleon 7.0 (Thermo Scientific 
Dionex, Германия) по кривым элюирования, основы-
ваясь на калибровочных зависимостях, полученных 
с применением полистирольных стандартов (Agilent 
EasiCal) с Mw/Mn ≤ 1,05.
изготовление полимерных пленок
Полимерные пленки были получены методом 
полива из раствора полимера в хлороформе (в со-
отношении 1,6 г вещества на 8 мл растворителя) 
на стеклянную поверхность. Площадь полученных 
образцов составила 21 см2. Формирование пленок 
проводили при температуре 25 °С в течение одно-
го часа и затем при нагревании до 35 °С в течение 
трех часов при атмосферном давлении и влажности 
воздуха 50%. Дополнительно образцы высушивали 
с использованием вакуумной сушилки настольной 
FREEZONE 2.5 (LABCONCO, USA) при температуре 
–40 °C и давлении <0,133 мбар.
Оценка цитотоксичности in vitro 
с использованием клеточных культур
Эксперимент проведен с использованием клеточ-
ной линии Ea.hy 926 – гибридомы эндотелиальных 
клеток пупочной вены человека (HUVEC) и клеток 
карциномы легкого человека (клетки предоставле-
ны доктором Cora-Jean S. Edgell, University of North 
Carolina, USA), что позволяет клеточной линии вос-
производить основные фенотипические и функцио-
нальные характеристики эндотелиальных клеток 
микрососудов человека. В качестве группы сравне-
ния был использован материал сосудистого проте-
за из ePTFE марки Gore-tex (Gore & Associates, Inc, 
США), в качестве контроля – культуральный пластик.
Стерильные образцы (n = 3 для каждой группы; 
стерилизация этиленоксидом) с помощью 0,6% рас-
твора агарозы (Helicon, Россия) фиксировали на дно 
стерильных 24-луночных культуральных планшетов. 
На полимерные образцы вносили по 2,0×105 клеток 
и культивировали в течение 5 суток в среде DME/
F12 (Sigma Aldrich, США), содержащей 1% HEPES 
буфера (Hyclone, США), 10% эмбриональной бычьей 
сыворотки (Sigma Aldrich, США), 1% L-глутамина, 
100 ед/мл пенициллина, 0,1 мкг/мл стрептомицина, 
0,1 мкг/мл амфотерицина В, Hypoxanthine-Amino-
pterin-Thymidine (HAT) (Sigma Aldrich, США) при 
температуре 37 °С и 5% СО2. Смену среды проводили 
1 раз в 2 дня. Абсолютное количество клеток на 1 мм2 
поверхности и относительное содержание погиб-
ших клеток оценивали с помощью флюоресцентной 
микроскопии (Axio Observer Z1, Carl Zeiss, Герма-
ния). С этой целью за 30 мин до микроскопического 
исследования добавляли ядерные флюоресцентные 
красители Hoechst 33342 (Molecular Probes, США) 
в количестве 2 мкг/мл и бромистый этидий (EtBr) 
(AppliChem, Испания) в концентрации 0,03 мг/мл 
(оранжевое окрашивание ядер погибших клеток). 
Для подготовки образцов к микроскопии их отделяли 
от агарозы и переносили в стерильный 24-луночный 
планшет клетками вниз. Подсчет количества клеток 
проводился в 5 различных полях зрения при уве-
личении ×200 с последующим пересчетом на 1 мм2 
изучаемой поверхности. Относительное количество 
погибших клеток определяли из расчета соотноше-
ния абсолютного количества погибших клеток на 
1 мм2 поверхности к абсолютному количеству клеток 
на 1 мм2.
Оценка клеточной пролиферации проведена на 
стерильных образцах (n = 3 для каждой группы) с 
использованием набора для изучения пролифера-
ции Click-iT Plus EdU Imaging Kits (Molecular probes, 
США): ядра всех клеток окрашиваются ядерным кра-
сителем DAPI в синий цвет, а ядра пролиферирую-
щих клеток окрашиваются флюоресцентным кра-
сителем Alexa Fluor 488 в зеленый цвет. Когда идет 
синтез ДНК, тимидин встраивается в ДНК, и обладая 
сродством с Alexa Fluor 488, позволяет избирательно 
детектировать синтезируемую ДНК, что выражается 
в зеленой флюоресценции ядер. Флюоресцентная 
микроскопия была выполнена на лазерном сканиру-
ющем микроскопе LSM 700 (Carl Zeiss, Германия). 
Относительное количество пролиферирующих кле-
ток определяли из расчета соотношения абсолют-
ного количества пролиферирующих клеток на 1 мм2 
поверхности к абсолютному количеству клеток на 
1 мм2 поверхности.
Определение кальцификации in vitro
Устойчивость к кальцификации определяли ме-
тодом ускоренной кальцификации in vitro. Образцы 
размером 5×5 мм (n = 5 для каждой группы) поме-
щали в 2 мл раствора на основе питательной сре-
ды DMEM (Sigma, США) и сыворотки альбумина 
(FBS, Sigma, США), содержащего CaCl2 и Na2HPO4, 
и выдерживали в CO2-инкубаторе при температуре 
37 °C и концентрации углекислого газа 5%. Степень 
кальцификации оценивали после третьей и шестой 
недели инкубации. В качестве группы сравнения 
был использован материал сосудистого протеза из 
ePTFE марки Gore-tex (Gore & Associates, Inc, США), 
в качестве положительного контроля был выбран 
ксеноперикард крупного рогатого скота (КРС), кон-
сервированный по стандартной методике глута-
ровым альдегидом (GA) (ЗАО «НеоКор», Россия). 
Криосрезы биоматериала и полимерных образцов 
окрашивали на присутствие кальция ализариновым 
красным С («Реахим», Россия) и анализировали с 
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использованием микроскопа AXIO Imager A1 (Carl 
Zeiss, Германия).
Оценка биосовместимости in vivo
Ответная реакция ткани
Исследование воспалительной реакции и кальци-
фикации in vivo проводили путем подкожной имп-
лантации образцов размером 5×5 мм крысам-самцам 
субпопуляции Wistar (вес 55–70 г) на срок наблюде-
ния 2 недели (оценка ответной реакции тканей, n = 
5) и 2 месяца (оценка ответной реакции тканей, n = 
5, степени кальцификации, n = 5). После окончания 
эксперимента часть образцов пленок биоптирова-
ли вместе с окружающими тканями, фиксировали 
в 4% растворе нейтрального формалина («Мини-
Мед», Россия) с последующим заключением в па-
рафин («Биовитрум», Россия). Срезы окрашивали 
гематоксилином и эозином («Биовитрум», Россия), 
по Ван-Гизону смесью кислого фуксина и пикрино-
вой кислоты («Биовитрум», Россия) и ализариновым 
красным С («Реахим», Россия), изучали на световом 
микроскопе AXIO Imager A1 (Carl Zeiss, Германия).
Анализ воспалительной реакции проводили со-
гласно ISO 10993-6:2016 c применением полуколи-
чественной системы оценки, для чего осуществляли 
подсчет количества очагов неоваскуляризации в пяти 
полях зрения для каждого животного при увеличении 
×400. Ответную реакцию также оценивали исходя 
из толщины фиброзной капсулы (среднее значение 
10 равнораспределенных измерений ширины кап-
сул, взятых по всей плотной ткани, ближайшей к 
имплантату), жирового инфильтрата и количества 
лимфатических узлов.
Кальцификация in vivo
Другую часть образцов с целью оценки количест-
венного содержания кальция подвергали гидролизу, 
для чего помещали в 0,5 мл 50% хлорной кислоты и 
выдерживали при 150 °С до получения прозрачного 
раствора (ePTFE гидролизу не подвергался, при этом 
в раствор переходили сформировавшиеся в процес-
се эксперимента кальцификаты). Остывшие пробы 
разбавляли дистиллированной водой и оценивали 
содержание кальция методом оптико-эмиссионной 
спектрометрии с индуктивно связанной плазмой 
на спектрометре iCAP 6500 DUO (Thermo Scienti-
fic, США).
В качестве групп сравнения был использован ма-
териал сосудистого протеза из ePTFE марки Gore-tex 
(Gore & Associates, Inc, США), в качестве положи-
тельного контроля – ксеноперикард КРС, консер-
вированный по стандартной методике глутаровым 
альдегидом (GA) (ЗАО «НеоКор», Россия).
Оценка гемосовместимости in vitro
Степень гемолиза
Исследование выполнено в соответствии с тре-
бованиями стандарта ISO 10993-4:2017. Для оценки 
степени гемолиза эритроцитов использовали свежую 
донорскую кровь с добавлением 3,8% раствора цит-
рата натрия в соотношении 1 : 9 (цитрат : кровь). 
Исследуемые образцы размером 25 см2 (n = 5 для 
каждого типа материала) помещали в бюксы, добав-
ляли по 10 мл физиологического раствора и ставили 
в термостат при 37 °С на 120 мин. В качестве отри-
цательного и положительного контролей для оцен-
ки степени гемолиза эритроцитов были использова-
ны физиологический раствор и дистиллированная 
вода соответственно. После этого в каждый бюкс 
добавляли по 200 мкл цитратной крови, перемеши-
вали и вновь выдерживали в термостате при 37 °С 
в течение 60 мин. После инкубации производили 
отбор раствора из бюксов в пробирки с последую-
щим центрифугированием в течение 10 минут при 
2800 об/мин для осаждения эритроцитов. Измерение 
оптической плотности полученных растворов прово-
дили при длине волны 545 нм на спектрофотометре 
GENESYS 6 (Thermo Scientific, США).
Степень гемолиза (Н) в % определяли по формуле:
 , 
где Dt – оптическая плотность пробы, инкубируемой 
с исследуемым полимером; Dne – оптическая плот-
ность положительного контроля; Dрe – оптическая 
плотность пробы после 100% гемолиза.
За полное отсутствие гемолиза принимали сред-
нее арифметическое значение показателя оптической 
плотности при измерении положительного контроля 
(физиологического раствора c цитратной кровью), за 
100% гемолиз принимали среднее арифметическое 
значение оптической плотности прибора при изме-
рении дистиллированной воды с цитратной кровью. 
Группами сравнения служили ePTFE марки Gore-tex 
(Gore & Associates, Inc, США) и Polyethylene (LDPE) 
ERM – EC590 (Merck, Германия).
Агрегация тромбоцитов
Исследование выполнено в соответствии со 
стандартом ISO 10993-4:2017. Для исследования 
использовали свежую донорскую кровь с добав-
лением цитрата натрия 3,8%, в соотношении 1 : 9 
(цитрат : кровь). Для получения обогащенной тром-
боцитами плазмы (ОТП) цитратную кровь центри-
фугировали при температуре 25 °С в течение 10 ми-
нут при 1000 об/мин. Бедную тромбоцитами плазму 
(БТП) получали центрифугированием цитратной 
крови в течение 20 минут при комнатной темпера-
туре и при скорости вращения 4000 об/мин, которую 
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использовали для калибровки прибора. В качестве 
контроля была использована интактная обогащенная 
тромбоцитами плазма. В качестве группы сравнения 
высоких показателей агрегации тромбоцитов кро-
ви использовали Polyethylene (LDPE) ERM – EC590 
(Merck, Германия).
Измерения проводили без индукторов агрегации 
в спонтанном режиме. В настоящем исследовании 
использовали полуавтоматический 4-канальный ана-
лизатор агрегации тромбоцитов (фотометр) «АРАСТ 
4004» (LABiTec, Германия). Для инициации спон-
танной агрегации в цитратной крови производили 
восстановление уровня ионов Са2+, в качестве реа-
гента использовали приготовленный раствор СаCl2 
с молярной концентрацией 0,25 М. Соотношение 
пробы и реагента составило 250 мкл ОТП + 25 мкл 
СаCl2. Время контакта исследуемых образцов с ОТП 
составило 3 минуты.
Адгезия тромбоцитов
Для исследования использовали обогащенную 
тромбоцитами плазму, полученную из свежей цит-
ратной донорской крови центрифугированием в те-
чение 10 мин при 1000 об/мин. Группами сравнения 
служили ePTFE марки Gore-tex (Gore & Associates, 
Inc, США) и Polyethylene (LDPE) ERM – EC590 
(Merck, Германия).
Образцы размером 1 см2 инкубировали с 500 мкл 
ОТП при 37 °С в течение 2 ч, затем осторожно про-
мывали фосфатно-солевым буферным раствором 
(PBS) для удаления неадсорбированных компонен-
тов плазмы. После образцы фиксировали в 2% рас-
творе глутаральдегида, приготовленного на 0,1 М 
фосфатном буфере в течение 6 ч. Далее производили 
обезвоживание образцов в серии спиртов восходящей 
концентрации (50, 75, 95 и 100%) в течение 15 минут 
в каждом. Оценку степени адгезии тромбоцитов осу-
ществляли с помощью сканирующего электронного 
микроскопа S3400N (Hitachi, Япония). Адгезивную 
способность поверхности материалов оценивали в 
8 полях зрения, выбранных случайным образом, как 
индекс деформации тромбоцитов, который рассчи-
тывали по формуле:
Индекс деформации = (число тромбоцитов степе-
ни I × 1 + число тромбоцитов степени II × 2 + число 
тромбоцитов степени III × 3 + число тромбоцитов 
степени IV × 4 + число тромбоцитов степени V × 5) / 
общее количество тромбоцитов (табл. 1).
Статистическая обработка
Обработку количественных данных осуществляли 
общепринятыми методами статистики при помощи 
пакета прикладной программы для обработки меди-
цинской и биологической информации «STATISTICA 
6.0» (StatSoft, Inc., USA). Характер распределения в 
выборках оценивали при помощи критерия Колмо-
горова–Смирнова. В группах наблюдали распреде-
ление, отличное от нормального (р < 0,01), в связи 
с чем все данные представлены как медианы (М) и 
квартили (25 и 75%). Статистическую значимость 
различий между двумя независимыми группами оце-
нивали с помощью непараметрического U-критерия 
Манна–Уитни, достоверными считали различия при 
уровне значимости р < 0,05.
реЗУльтАтЫ
Синтез полимера SiBS
Поли(стирол-блок-изобутилен-блок-стирол), по-
лученный по методу последовательного внесения 
мономеров в контролируемой катионной полимери-
зации, характеризуется среднечисловой молекуляр-
ной массой в 33 000 г/моль и показателем полидис-
персности 1,3. Структура полимера подтверждена 
данными гель-проникающей хроматографии.
Оценка цитотоксичности in vitro 
с использованием клеточных культур
При изучении клеточной адгезии (рис. 1) не вы-
явлено достоверных отличий (p = 0,20) свойств по-
лимера SIBS (588 кл/мм2) от свойств культурального 
пластика (732 кл/мм2), который считается «золотым 
стандартом» для клеточной адгезии in vitro, при этом 
абсолютное количество адгезированных клеток для 
материала ePTFE (212 кл/мм2) оказалось в 3 раза 
меньше, чем для полимера SIBS (p < 0,001).
Относительное количество жизнеспособных 
клеток Ea.hy 926 на разных полимерных образцах 
(рис. 1, б) достоверно не различалось (p = 0,56). Со-
ответственно, такая же ситуация складывалась и с 
относительным количеством мертвых клеток. На ис-
следуемых полимерных образцах (SIBS, ePTFE) чис-
ло мертвых клеток не различалось между собой (p = 
Таблица 1
Степени деформации тромбоцитов
The platelet activation levels
Степень Характеристика
I Тромбоцит дискообразной формы,  
без деформации
II Тромбоцит увеличен в размере с зачатками 
псевдоподий в виде выпячиваний (начальная 
стадия деформации)
III Тромбоцит значительно увеличен в размере, 
неправильной формы, с ярко выраженными 
псевдоподиями, тромбоциты скапливаются
IV Распластывание тромбоцита, цитоплазма 
распространяется между псевдоподиями
V Тромбоцит в виде пятна с гранулами, за счет 
распространения цитоплазмы псевдоподии 
не могут быть идентифицированы
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0,93) и составило соответственно 4,40 и 4,72%, в то 
же время для культуральнго пластика данный пара-
метр имел значение 1,16%, что оказалось в 4 раза 
ниже (рис. 1, в), чем на поверхностях материалов 
SIBS и ePTFE (p < 0,05).
Однако крайне низкая пролиферация клеток на 
поверхности ePTFE (0,10%) доказала невозможность 
клеточной адгезии и пролиферации на данном мате-
риале (рис. 1, г). Как видно из рис. 2, максимальная 
пролиферативная активность клеток линии Ea.hy 926 
выявлена на поверхности полимера SIBS (62,04%), 
что оказалось в 1,4 раза выше, чем на культуральном 
пластике (44,00%), (p < 0,05).
Определение кальцификации in vitro
В результате исследования была обнаружена ре-
зистентность к кальцификации полимерных мате-
риалов SIBS, ePTFE (рис. 3, б, в) в условиях in vitro 
Рис. 1. Абсолютное количество клеток (а), относительное количество живых клеток (б), относительное количество 
мертвых клеток (в), относительное количество пролиферирующих клеток (г) Ea.hy 926 на различных полимерных 
поверхностях через 5 суток культивирования
Fig. 1. The absolute number of cells (a), the relative number of living cells (б), the relative number of dead cells (в), the rela-
tive amount of proliferating cells (г) Ea.hy 926 on different polymeric surfaces after 5 days of cultivation
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Рис. 2. Флюоресцентная микроскопия матриксов с клетками. ×200
Fig. 2. Fluorescence microscopy of matrices with cells. ×200
теста, в отличие от образцов биологической ткани, 
минерализация которых наступала уже к 3-й неделе 
инкубации и становилась чуть более выраженной к 
6-й неделе (рис. 3, a).
Оценка биосовместимости in vivo
Ответная реакция ткани
После 14 дней имплантации была обнаружена 
умеренная макрофагальная реакция ткани на имп-
лантированные материалы, отсутствие гигантских 
клеток, что демонстрирует хорошую биосовмести-
мость исследуемых полимеров (рис. 4, a–в). Присут-
ствие лимфатических узлов в окружающей имплан-
таты ткани было отмечено для всех типов полимеров, 
что указывает на течение воспалительного процесса, 
при этом для образца SIBS наблюдали минимальное 
количество. Гистологические исследования показали 
формирование рыхлой волокнистой ткани, предшест-
вующей образованию соединительно-тканной капсу-
лы, охватывающей полимерные образцы со средней 
толщиной 69 мкм (ePTFE), 50 мкм (GA-ксенопери-
кард) и 98 мкм (SIBS). При этом в случае биологи-
ческих образцов наблюдали жировой инфильтрат, 
связанный с коллагеновыми волокнами. Степень 
неоваскуляризации была сравнимой для всех типов 
материалов – минимальная капиллярная пролифера-
Рис. 3. Световая микроскопия, тест на кальцификацию in vitro, 6 недель инкубации; образцы материалов: GA-консер-
вированный перикард крупного рогатого скота (a), SIBS (б), ePTFE (в). ×100
Fig. 3. Light microscopy, in vitro calcification test, 6 weeks of incubation; samples of materials: GA-preserved bovine peri-
cardium (a), SIBS (б), ePTFE (в). ×100
а б в
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ция, 1–3 очага неоваскуляризации с фибробластными 
структурами в поле зрения (ув. ×400). В случае био-
логических образцов и ePTFE (за счет его пористой 
структуры) была отмечена клеточная инфильтрация, 
особенно активная для GA-ксеноперикарда.
Долгосрочная имплантация (60 дней) привела к 
образованию плотной соединительно-тканной кап-
сулы, представленной коллагеновыми волокнами, 
со средней толщиной 42 мкм для ePTFE и 58 мкм 
для SIBS (рис. 4, д, е). В случае GA-ксеноперикарда 
капсула четко не визуализировалась ввиду активно-
го воспалительного процесса, причиной которого 
явилась значительная кальцификация. Присутствие 
гигантских клеток инородного тела после двух ме-
сяцев имплантации было отмечено для полимерного 
образца ePTFE и GA-ксеноперикарда, в случае SIBS 
гигантских клеток инородного тела обнаружено не 
было.
С позиции полуколичественной оценки (ISO 
10993-6:2016), основанной на анализе показателей 
ответной реакции ткани (неоваскуляризация, фиброз, 
жировой инфильтрат), полимер SIBS можно отнес-
ти к биосовместимым относительно образцов срав-
нения (ePTFE, консервированный ксеноперикард, 
использующиеся сегодня в клинической практике 
протезирования клапанов сердца).
Кальцификация in vivo
Еще одним критерием биосовместимости явля-
ется степень кальцификации материала в услови-
ях контакта со средой организма. Гистологические 
исследования показали активную кальцификацию 
GA-ксеноперикарда (рис. 4, ж). Присутствие каль-
цификатов в случае ePTFE было обнаружено на по-
верхности полимерного образца (рис. 4, и). Точечные 
участки кристаллического кальция отмечены в толще 
GA SIBS ePTFE
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не
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Рис. 4. Гистологические срезы полимерных матриксов GA-ксеноперикарда (a, г, ж), SIBS (б, д, з), ePTFE (в, е, и), 
после имплантации крысам на срок 2 недели (a, б, в), 2 месяца (г, д, е). Окраска гематоксилин-эозином (a–е), ализа-
риновым красным С (ж–и). ×200
Fig. 4. Histological sections of GA-xenopericardium (a, г, ж), SIBS (б, д, з), ePTFE (в, е, и), after implantation to rats for 
2 weeks (a, б, в), 2 months (г, д, е). Staining with hematoxylin-eosin (a–е), coloring with alizarin red C (ж–и). ×200
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соединительно-тканной капсулы, образованной вок-
руг SIBS.
Результаты количественной оценки показали ста-
тистически значимые различия в содержании каль-
ция образцов SIBS и ePTFE (p < 0,05). Также обна-
ружено значимое увеличение количества кальция 
в образцах GA-ксеноперикарда (p < 0,05). Полное 
описание результатов представлено в табл. 2.
Таблица 2
Количество кальция в образцах (мг/г)
Calcium content in the samples (mg/g)
Min 25% Me 75% Max
SIBS 0,23 0,23 0,39 0,51 0,55
ePTFE 0,49 0,53 1,25 2,70 2,95
GA-ксеноперикард 1,77 2,57 93,79 155,30 159,80
Оценка гемосовместимости in vitro
Степень гемолиза
Результаты проведенного исследования показали 
отсутствие отрицательного влияния полимера SIBS 
на клеточную мембрану эритроцитов. Так, уровень 
гемолиза эритроцитов крови после контакта с SIBS 
составил 0,35% (min: 0,03; max: 0,60; 25%: 0,11; 75%: 
0,40), что статистически меньше в сравнении с отри-
цательным контролем (р < 0,05).
При оценке степени лизиса эритроцитов после 
контакта с полимером на основе еPTFE уровень ге-
молиза составил 0,40% (min: 0,11; max: 2,40; 25%: 
0,31; 75%: 0,67), что также статистически значимо 
ниже по сравнению с положительным контролем (р < 
0,05). Уровень гемолиза эритроцитов после контакта 
с полиэтиленом составил 1,82% (min: 1,16; max: 2,30; 
25%: 1,41; 75%: 2,10). При сравнении двух групп 
полимеров (SIBS и еPTFE) между собой по степе-
ни выраженности гемолиза достоверных различий 
выявлено не было (р = 0,57). При сравнении двух 
групп полимеров (SIBS и еPTFE) с полиэтиленом 
были получены достоверные отличия (р < 0,05).
Агрегация тромбоцитов
Максимум агрегации тромбоцитов интактной 
обогащенной тромбоцитами плазмы составил 8,60% 
(min: 7,79%; max: 15,91%; 25%: 8,02; 75%: 10,12%). 
При этом образцы обогащенной тромбоцитами плаз-
мы, контактировавшие с полиэтиленом, показали 
степень агрегации тромбоцитов на уровне 73,40% 
(min: 67,73%; max: 82,74%; 25%: 72,35; 75%: 78,99%). 
При оценке степени агрегации тромбоцитов после 
контакта с полимерами SIBS и еPTFE были получены 
следующие результаты: максимум агрегации после 
контакта с полимером SIBS составил 18,11% (min: 
16,40%; max: 23,78%; 25%: 16,66; 75%: 20,42%); 
максимум агрегации тромбоцитов после контакта 
с еPTFE – 22,74% (min: 18,6%; max: 28,56%; 25%: 
22,45; 75%: 24,52%), что статистически значимо 
ниже максимума агрегации, индуцированного по-
лиэтиленом (р < 0,05).
Адгезия тромбоцитов
Тромбоциты, адгезированные на поверхности, 
были выявлены для всех исследуемых материалов 
(рис. 5). Стоит отметить, что на одном из образцов 
SIBS отмечены отдельные участки с нехарактерным 
скоплением тромбоцитов III типа, расположенные 
направленно в центральной части образца.
При подсчете индекса деформации тромбоцитов, 
адгезированных на поверхности полимеров, были по-
лучены следующие показатели: индекс деформации 
тромбоцитов, адгезированных на поверхности по-
лиэтилена, был равен 3,61 (min: 2,0; max: 4,25; 25%: 
2,82; 75%: 4,0). Для полиэтилена были более свойст-
венны тромбоциты IV типа, что составило 61,29% 
от общего количества адгезированных тромбоцитов. 
Индекс деформации тромбоцитов, адгезированных 
на поверхности полимера SIBS, составил 3,25 (min: 
2,1; max: 4,0; 25%: 3,06; 75%: 3,69). На поверхности 
SIBS были обнаружены тромбоциты преимущест-
венно II–III типа, что в процентном соотношении 
от общего количества адгезированных тромбоцитов 
составляет 61,63 и 8,4% соответственно. Индекс де-
формации тромбоцитов, адгезированных на поверх-
ности еPTFE, составил 3,76 (min: 3,0; max: 4,09; 25%: 
3,29; 75%: 3,96). Для поверхности еPTFE были более 
свойственны тромбоциты III и IV типа, что состав-
ляет 41,54 и 26,76% соответственно.
При сравнении индексов деформации тромбоци-
тов, адгезированных на поверхности полимеров SIBS 
и еPTFE, с полиэтиленом статистически значимых 
различий не было выявлено (р = 0,54 и р = 0,72 со-
ответственно).
ОБСУЖдеНие реЗУльтАтОВ
Широкое применение в медицинской практике 
сегодня находят сополимеры и композиты благо-
даря своим уникальным свойствам, основанным 
на способности сочетать структурные фрагменты 
различной функциональности. В частности, блок-
сополимеры стирола и изобутилена обладают термо-
пластичностью, высокой прочностью, устойчивы к 
гидролитическому, окислительному и ферментатив-
ному воздействию ввиду линейной природы углерод-
ной цепи с чередующимися вторичными и четвер-
тичными атомами углерода, а также биологической 
инертности боковых групп (рис. 6) [15].
Оценка цитотоксичности пленок на основе син-
тезированного методом контролируемой катионной 
полимеризации модельного полимера группы SIBS 
показала его высокую гемосовместимость. Пролифе-
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ративный потенциал может дополнить картину функ-
циональной активности клеток в случае проведения 
краткосрочных экспериментов, в которых полная 
динамика по изменению клеточной жизнеспособ-
ности не всегда успевает достичь своего максимума. 
В проведенных экспериментах была показана низкая 
способность к клеточной адгезии поверхности мате-
риала ePTFE, что коррелирует с результатами других 
исследований [22]. Способность к клеточной адге-
зии и пролиферации важна в тканевой инженерии 
клапанов сердца [6]. Учитывая полученные в ходе 
эксперимента результаты, можно сделать вывод о 
том, что полимер группы SIBS имеет большую спо-
собность к спонтанной эндотелизации и больший 
потенциал при разработке тканеинженерных конс-
трукций, чем ePTFE.
Имплантация любого инородного материала 
неизбежно сопровождается ответной реакцией ор-
ганизма, при этом формирование устойчивой со-
единительно-тканной (фиброзной) капсулы свиде-
тельствует о завершении воспалительного процесса. 
Толщина фиброзной капсулы характеризует степень 
биосовместимости исследуемого материала и для 
образца SIBS после 60 дней эксперимента оказалась 
незначительно больше, чем аналогичное значение 
для образца ePTFE, что сопоставимо с результатами 
других экспериментов [17]. Образование соедини-
тельной ткани на створчатом аппарате импланти-
руемого протеза создает защитный барьер, отделяя 
Рис. 6. Структурная формула поли(стирол-блок-полиизобутилен-блок-стирол)а
Fig. 6. The structural formula of poly(styrene-block-polyisobutylene-block-styrene)
PE SIBS ePTFE
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Рис. 5. Изображения СЭМ адгезии тромбоцитов на поверхности полимерных матриксов из полиэтилена (a, г), SIBS 
(б, д) и ePTFE (в, е)
Fig. 5. SEM images of platelet adhesion on the surface of polymer matrices of polyethylene (a, г), SIBS (б, д) and ePTFE 
(в, е)
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синтетический материал имплантата от среды орга-
низма, в то же время данный процесс необходим для 
образования плотного соединения с корнем аорты с 
целью предотвращения паравальвулярной регурги-
тации и надежной фиксации имплантата. Гигантские 
клетки инородного тела, отмеченные для эксплан-
тированных образцов ePTFE и GA-ксеноперикарда, 
способны секретировать активные формы кислорода 
и другие химические агенты, потенциально приво-
дящие к окислительному повреждению и разруше-
нию имплантированных устройств [23], при этом для 
материала SIBS клеток данного типа после 60 дней 
эксперимента обнаружено не было. Вероятнее всего, 
биосовместимость SIBS связана с тем, что наружная 
часть полимера (10 нм) представлена полиизобути-
леновым блоком, в то время как полистирольные 
блоки расположены внутри полимерного образца и 
не находятся в непосредственном контакте с биоло-
гическими тканями [24].
Основной причиной аортального стеноза натив-
ных клапанов и биопротезов является кальцифика-
ция – инициирование и рост кристаллов фосфата 
кальция, необходимых для костной ткани, в нети-
пичных локациях. Полимеры в отличие от ксенома-
териалов не содержат богатый фосфором клеточный 
мусор и разрушенный коллаген, которые могут про-
воцировать минерализацию, вследствие чего более 
резистентны к данному процессу. На основании по-
лученных в ходе in vitro эксперимента результатов 
можно судить об отсутствии провоцирующих об-
разование кристаллических форм кальция характе-
ристик исследуемых полимеров. При этом активная 
кальцификация GA-ксеноперикарда подтверждает 
данные проведенных ранее исследований [25].
Склонность к кальцификации исследуемых ма-
териалов также была оценена на модели in vivo при 
имплантации крысам. Результаты количественного 
содержания кальция для GA-ксеноперикарда, вы-
бранного в качестве положительного контроля, со-
ответствуют литературным данным [26] и значимо 
превышают те же значения для исследуемых поли-
меров. Выделяют два механизма минерализации, 
возникающей в результате контакта со средой орга-
низма синтетического материала: зарождение каль-
ций-фосфатных кристаллов на поверхности или на 
границе раздела соединительно-тканной капсулы и 
имплантата; и кальцификацию биологической ткани, 
сформированной вокруг имплантата [27]. В случае 
материала группы сравнения, ePTFE, наблюдали 
первый тип минерализации: кальцификаты распо-
лагались на поверхности образца; в то время, как в 
случае материала SIBS кальций обнаружен в фиброз-
ной капсуле. Резистентность к кальцификации поли-
мера SIBS оказалась значимо выше по сравнению с 
ePTFE по результатам количественной оценки, что 
свидетельствует о возможности применения SIBS 
в качестве основы синтетического протеза клапана 
сердца. В литературе также присутствуют сведения о 
склонности материалов из ePTFE к минерализации в 
клинических экспериментах [8]. Большая склонность 
ePTFE к кальцификации может быть обусловлена 
пористой структурой его поверхности, в результате 
чего происходит накопление клеточных элементов 
и вновь сформированного внеклеточного матрикса.
При оценке степени гемолиза эритроцитов, инду-
цированного поверхностью полимера SIBS, было вы-
явлено отсутствие токсического действия полимера 
на форменные элементы крови (эритроциты). Также 
полимер еPTFE, который выступал в качестве груп-
пы сравнения, не вызывал разрушения клеточной 
мембраны эритроцитов. При этом уровень гемолиза 
эритроцитов после контакта с полиэтиленом соста-
вил 1,82%, что свидетельствует о его склонности к 
тромбообразованию. Согласно результатам оценки 
гемолиза эритроцитов, исследуемые полимеры SIBS 
и еPTFE можно считать гемосовместимыми, посколь-
ку уровень гемолиза эритроцитов после контакта с 
поверхностью полимеров SIBS и еPTFE не превышал 
0,4% при допустимых показателях степени гемолиза 
до 2% [28]. Полученные нами данные согласуются с 
результатами зарубежных авторов [29].
Адгезия тромбоцитов происходит в результате 
разной заряженности их поверхности и поверхности 
контактирующих с кровью материалов и является 
начальным этапом формирования тромба, однако 
одной адгезии недостаточно для запуска каскада 
тромбогенных реакций. Только активированные 
тромбоциты способны выделять в кровь вещества, 
способные привести к необратимой агрегации. Ад-
гезия тромбоцитов, имеющих правильную круглую 
форму, которые еще не деформировались, не несет 
тромбогенной опасности, поскольку адсорбция тром-
боцитов I степени является обратимой и их можно 
легко вернуть в кровоток [30]. Полученные нами 
результаты по оценке адгезионных свойств показа-
ли, что тромбоциты адгезируются на все полиме-
ры, независимо от их вида. Возможно, это связано 
с разностью потенциалов поверхности полимеров и 
тромбоцитов [31].
В результате исследования влияния поверхности 
полимеров на степень агрегации тромбоцитов было 
выявлено, что полимеры SIBS и еPTFE не вызывают 
повышения агрегации тромбоцитов крови, в отличие 
от полиэтилена. На основании полученных данных 
о высокой степени агрегации крови после контакта 
с полиэтиленом можно предположить, что данный 
полимер содержит низкомолекулярные примеси, ко-
торые оказывают раздражающее действие на тром-
боциты крови, что, в свою очередь, приводит к их 
активации и высвобождению индукторов агрегации, 
в то время как SIBS и ePTFE подобных примесей не 
содержат.
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ЗАКлЮчеНие
Синтезированный модельный полимер группы 
SIBS при сравнении свойств гемосовместимос-
ти не уступает используемому в настоящее время 
в клинической практике в качестве материала для 
протезирования клапанов сердца ePTFE. При этом 
эксперименты по определению степени кальцифика-
ции, клеточной адгезии и пролиферации продемонс-
трировали преимущества исследуемого полимера 
группы SIBS. Таким образом, можно сделать вывод 
о потенциале материала SIBS при разработке поли-
мерных протезов клапанов сердца нового поколения. 
При этом дополнительное модифицирование поверх-
ности полимерного материала с целью увеличения 
гидрофильности позволит снизить его адгезионные 
свойства. Повышение гемосовметимости модельного 
полимера возможно также за счет модифицирова-
ния различными веществами с антитромботическим 
действием, в частности гепарином.
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